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A fabricação rápida por sinterização seletiva a laser vem 
sendo cada vez mais utilizada para a fabricação de componentes 
biomédicos principalmente quando os mesmo exigem 
componentes porosos. O intuito deste trabalho foi desenvolver 
dispositivos poliméricos porosos, contendo ibuprofeno para 
possíveis aplicações na regeneração de tecido ósseo, fabricados 
por sinterização seletiva a laser (selective laser sintering, SLS). A 
seleção dos materiais baseou-se nos conceitos de 
desenvolvimento do produto e em critérios como sua utilização e 
propriedades para processamento por SLS. Diante do exposto 
foram sinterizados a laser os corpos de prova de 
policaprolactona (PCL) e de policaprolactona com ibuprofeno, 
antiinflamatório não esteróide de larga aplicação em processos 
inflamatórios ósseos e cartilaginosos. As micrografias obtidas por 
microscopia eletrônica de varredura demonstraram que o grau de 
sinterização foi afetado quando foram variados os valores de 
densidade de energia do laser, assim como a presença do 
ibuprofeno que causou um leve aumento do grau de sinterização. 
O ensaio de flexão demonstrou que com o aumento do grau de 
sinterização houve o aumento da rigidez das amostras. A 
presença do fármaco também contribui para elevar os valores de 
módulo de flexão. Os valores de Tg obtidos no ensaio de 
tangente de perda não indicaram uma interação significativa 
entre o fármaco e a PCL. O desenvolvimento de dispositivos de 
PCL com liberação de ibuprofeno fabricados por SLS mostrou ser 
possível, permitindo identificar a influência da presença do 
fármaco na formação da microestrutura e grau de sinterização da 
matriz PCL. O perfil de liberação do ibuprofeno da matriz PCL 
preparada por sinterização seletiva a laser sugere que este 
dispositivo poroso pode ser utilizável em aplicações de 
regeneração óssea quando se necessita de um controle do 
fenômeno inflamatório inicial, após implantação, uma vez que a 
liberação do fármaco é relativamente rápida.   
 














































The rapid manufacturing by selective laser sintering has 
been increasingly used for the fabrication of biomedical 
components especially when even require porous components. 
The purpose of this study was to develop porous polymeric 
devices containing ibuprofen for possible applications in the 
regeneration of bone tissue produced by selective laser sintering 
(SLS). The selection of materials was based on the concepts of 
product development and its use as criteria for processing and 
properties of SLS. Therefore, were laser sintered samples of 
polycaprolactone (PCL) and polycaprolactone with ibuprofen, a 
no steroidal anti-inflammatory wide application in inflammatory 
bone and cartilage. The micrographs obtained by a scanning 
electron microscope showed that the degree of sintering was 
affected when the values of energy density of the laser, and that 
the presence of ibuprofen caused a slight increase in the degree 
of sintering. The bending test showed that with increasing degree 
of sintering was increased stiffness of samples. The presence of 
the drug also helps to elevate the values of flexural modulus. 
Values of glass transition temperature obtained during testing of 
loss tangent not indicate a significant interaction between drug 
and matrix. The development of PCL devices with release of 
ibuprofen manufactured by SLS proved possible, to identify the 
influence of the presence of the drug on the formation of the 
microstructure and degree of sintering of the matrix PCL. The 
release profile of ibuprofen porous suggests that this device may 
be usable in applications where bone regeneration is needed to 
control the inflammatory process early after implantation, since 
the drug is released relatively fast. 
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O desenvolvimento de novos materiais e tecnologias se 
torna cada vez mais necessário para atender as mais diversas 
áreas. A interdisciplinaridade é uma realidade e cresce 
rapidamente principalmente para atender a área biomédica. A 
presença da engenharia é de suma importância para o 
desenvolvimento e estudo de materiais e técnicas de fabricação 
que sejam biocompatíveis para serem utilizados em próteses e 
dispositivos para a implantação em seres humanos. 
Os materiais poliméricos têm ganhado espaço no setor 
pelo seu fácil processamento, propriedades e biocompatibilidade. 
Os polímeros estão sendo utilizados em praticamente todas as 
áreas da medicina como, por exemplo, na ortopedia, na 
cardiologia, na oftalmologia, na dermatologia, na área de 
dispositivos para liberação de fármaco e também na área 
odontológica [Puppi, et al., 2010]. 
O emprego cada vez mais constante de biopolímeros na 
fabricação de dispositivos poliméricos na área biomédica se deve 
a sua versatilidade [Zepon, 2011]. Atualmente diversos polímeros 
são empregados nesta área, com destaque para os derivados de 
celulose e de amido, policaprolactonas, poli (etileno glicol), 
derivados de ácido poli acrílico, poli (óxido de etileno), poli 
(etileno-co-vinil acetato), poli(ácido láctico), poli(ácido glicólico), 
entre outros [Florence e Attwood, 1998; Veiga,1988]. 
O uso de materiais poliméricos para aplicação na área 
biomédica está em constante ascensão com a aplicação de 
implantes, próteses e reparações nos campos de ortopedia, 
cardiologia, odontologia, urologia e oftalmologia, envolvendo 
engenharia de tecidos, elementos de fixação mecânica como 
placas, pinos e parafusos, dispositivos de condução como 
cateteres e stents, órgãos artificiais, e em especial no reparo 
ósseo. Sistema ou dispositivo de liberação de fármaco (drug 
delivery devices – DDDs) é definido como uma formulação ou um 
dispositivo que permite a liberação de uma substância 
terapêutica no corpo de uma maneira controlada ou retardada 
em um local específico, o que aumenta a sua eficácia. A 
fabricação de scaffold polimérico com liberação controlada de 
fármaco antiinflamatório pode auxiliar minimizando o efeito 
inflamatório inicial decorrente da inserção do scaffold no 
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organismo [Ellingsen, 2003]. 
A reparação e regeneração de defeitos ósseos têm sido 
auxiliadas de forma promissora pela engenharia de tecidos. Uma 
estrutura porosa tridimensional denominada scaffold, pode ser 
implantada diretamente no defeito ósseo do paciente para iniciar 
a regeneração do mesmo. Entre as técnicas de prototipagem 
rápida, o processo de sinterização seletiva a laser destaca-se 
para a fabricação de scaffolds devido a vantagens do processo 
como a rapidez de obtenção de geometrias complexas, a qual é 
possível controlar dimensão, geometria e distribuição dos poros, 
garantindo sua interconectividade [Langer e Vacanti, 1993; 
Barbanti et al; 2005]. 
O scaffold poroso é um dos componentes essenciais para 
regeneração óssea, servindo como carreador ou suporte para a 
interação celular com a matriz extracelular óssea, fornecendo um 
suporte estrutural para o tecido recém formado. A composição e 
geometria do scaffold desempenham papéis cruciais na 
capacidade de colonização celular. O material deve ser 
biocompatível e ou bioreabsorvível, cujos produtos da dissolução 
possam ser metabolizados ou degradados pelo organismo, 
osteocondutor e ou preferencialmente osteoindutor. Com relação 
à geometria, um scaffold deve ser tridimensional e altamente 
poroso com poros interconectados para auxiliar no crescimento 
celular e tecidual e no transporte de nutrientes e metabólicos 
[Nair, 2007; Cheung, 2007]. 
O crescimento no emprego de biopolímeros para a 
fabricação de sistemas de liberação modificada de fármacos 
advém principalmente da sua versatilidade, permitindo modular 
de maneira controlada ou prolongada a liberação do fármaco em 
um local específico, assegurando maior eficácia e segurança 
[Zepon, 2011]. 
Alguns processos de fabricação se tornam mais indicados 
para construção de peças porosas com maior eficiência e 
facilidade como, por exemplo, técnicas de fabricação rápida entre 
elas a impressão tridimensional, a modelagem por fusão e 
deposição e a sinterização seletiva a laser. O processo de SLS 
se destaca por detalhes de fabricação como o controle de 
propriedades como porosidade, microestrutura e liberdade na 
construção de diferentes geometrias. 
Inicialmente as técnicas de fabricação rápida foram 
27 
 
desenvolvidas com o intuito de atender as áreas industriais, 
sendo utilizadas como um recurso para o desenvolvimento de 
produtos. Desde então, tem permeado vários domínios do 
conhecimento dentre eles a área de saúde, com o auxílio ao 
diagnóstico, no planejamento de cirurgias complexas e como 
ferramenta no desenvolvimento e construção de próteses e 
implantes [Yeong et al., 2004]. 
Trabalhos na área de fabricação de dispositivos de 
liberação de fármaco por prototipagem rápida têm sido 
desenvolvidos. Low et al. (2001) realizaram estudos para 
construção de dispositivos para liberação de fármacos pela 
técnica de sinterização seletiva a laser (SLS), utilizando o 
polímero Duraform Leong et al. (2007) desenvolvem estudos na 
fabricação de dispositivos de liberação de fármaco por SLS.  
O Laboratório de Projeto e Fabricação de Componentes de 
Plástico Injetados (CIMJECT) do Departamento de Engenharia 
Mecânica da UFSC vem, desde 2003, de forma precursora 
realizando pesquisas na área de prototipagem rápida por SLS 
com materiais poliméricos em colaboração com outros 
laboratórios do país. Estes estudos vêm gerando tecnologia tanto 
na preparação de materiais poliméricos particulados, quanto no 
desenvolvimento de componentes com microestrutura controlada 
[Leite, 2007;Kulman, 2007; Paggi, 2008]. 
Estudos sobre a aplicação de técnicas de prototipagem em 
engenharia de tecidos e liberação controlada de fármacos foram 





2.1. OBJETIVO GERAL 
 
O objetivo principal deste trabalho é investigar e 
caracterizar a fabricação, por sinterização seletiva a laser, de 
scaffold polimérico com liberação controlada de fármaco 
antiinflamatório. 
 
2.1.1. Objetivos específicos 
 
Para atingir o objetivo proposto, têm-se as seguintes 
metas: 
 
 Organizar o desenvolvimento da fabricação por 
sinterização seletiva a laser de scaffold polimérico com 
liberação controlada de fármaco utilizando metodologia 
de projeto; 
 Adequar o processo de preparação de polímeros 
particulados para a fabricação por sinterização seletiva a 
laser de scaffold polimérico para liberação controlada de 
fármaco antiinflamatório; 
 Compreender a relação entre as propriedades do 
polímero puro, a composição da mistura com fármaco em 
corpos de prova e a microestrutura formada no processo 
SLS; 
 Investigar a relação entre a composição, a microestrutura 
e as propriedades mecânicas das misturas polímero-
fármaco e identificar quais fatores mais importantes para 
a otimização da fabricação por sinterização seletiva a 
laser de scaffold polimérico com liberação controlada de 
fármaco antiinflamatório; 
 Analisar o perfil de liberação do fármaco; 




3. REVISÃO BIBLIOGRÁFICA 
3.1. POLÍMEROS COMO BIOMATERIAIS 
 
 Biomateriais são definidos como toda a substância (com 
exceção de drogas ou fármacos) ou combinação de substâncias 
de origens naturais ou sintéticas, que durante um período de 
tempo indeterminado, são empregadas como um todo ou parte 
integrante de um sistema para tratamento, ampliação ou 
substituição de quaisquer tecidos, órgãos ou funções corporais. 
Sendo assim, é um material não tóxico usado como aparelho 
médico, caracterizado por interagir com sistemas biológicos 
[Willians, 1987]. 
Os materiais sintéticos poliméricos têm sido amplamente 
utilizados em suprimentos médicos descartáveis, materiais 
protéticos, materiais dentários, implantes, curativos, aparelhos 
extracorpóreos, encapsulantes, sistemas de distribuição de 
drogas poliméricos e produtos de engenharia de tecidos [Lee, 
1995]. 
Para que tais materiais possam ser utilizados no corpo 
humano é necessário que os mesmos apresentem 
biocompatibilidade com o ambiente o qual será empregado, ou 
seja, não devem causar reações nocivas, devem ser não-
carcinogênico, hipoalergênico, mecanicamente estável no local 
implantado, não deve ser fisicamente ou quimicamente 
modificado pelo tecido local, e não deve causar resposta 
inflamatória no local implantado [Dash, 1998]. De acordo com 
Willians [1987], biocompatibilidade é a habilidade de 
desempenho de um material e uma resposta apropriada de um 
hospedeiro em uma aplicação específica. 
Segundo Volkmer [2006], para um material ser utilizado 
como biomaterial o mesmo deve seguir alguns requisitos como: 
 
 Material deve ser biocompatível, ou seja, não provocar 
nenhuma reação ou reação mínima no organismo; 
 Os tecidos do corpo não devem causar degradação do 
material, por exemplo, a corrosão no caso de próteses 
metálicas; 
 O material deve ser biofuncional, ou seja, possuir 




 Material deve ser esterilizável. 
 
Os biomateriais são divididos em classes diferentes de 
acordo com a sua interação com o meio biológico. De acordo 
com Hench e Wilson [1999] esses materiais podem ser 
classificados como: 
 
 Biotoleráveis: são aqueles que são tolerados pelo 
organismo que forma uma camada fibrosa de tecido que 
os envolve. A maioria dos polímeros sintéticos e dos 
metais estão inseridos nessa classificação; 
 Bioinertes: são aceitos pelo organismo que pode ou não 
formar uma camada mínima de tecido fibroso devido a 
ação da fagocitose. São considerados materiais 
bioinertes: zircônia, alumina, titânio e suas ligas, entre 
outros; 
 Bioativos: promovem ligações químicas com o tecido 
ósseo. Os principais materiais bioativos são o fosfato de 
cálcio e a hidroxiapatita; 
 Bioabsorvíveis (ou biodegradáveis): são materiais que 
sofrem degradação no meio fisiológico. Os fragmentos ou 
subprodutos originados na degradação podem ser 
afastados do organismo, ou, em alguns casos, ser 
removidos do local de ação, mas continuar no corpo 
[Vert, 1992]. Esses materiais não entram na rota 
metabólica do organismo; 
 Bioreabsorvíveis: degradam através da redução de 
tamanho, sendo reabsorvidos no meio fisiológico; ou seja, 
os materiais são eliminados por rotas metabólicas do 
organismo e há eliminação total do material e dos 
subprodutos de degradação sem efeitos colaterais 
residuais. 
 
Se compararmos os polímeros com outros tipos de 
biomateriais como metais ou cerâmicas, esses se fazem mais 
vantajosos, pois proporcionam uma maior variedade de 
propriedades devido às diferentes técnicas de fabricação e 
processamento [Angelova e Hunkeler, 1999].  
 Dentre os polímeros sintéticos biodegradáveis e 
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bioreabsorvíveis encontram-se poliésteres alifáticos sintéticos, os 
quais fazem parte o poli(ácido glicólico) (PGA), poli(ácido láctico) 
(PLA), poli(ácido láctico-co-ácido glicólico) (PLGA), poli(e-
caprolactona) (PCL), seus copolímeros e outros [Barbanti, 2005]. 
3.2. SCAFFOLDS 
 
De acordo com a ASTM F2312-11, Scaffolds são suportes, 
veículos de liberação, ou matriz que possuem a finalidade de 
facilitar a migração, adesão ou transporte celular ou de 
moléculas bioativas utilizadas para substituir, reparar ou 





Figura 1. Diferentes arranjos de fibras em scaffolds tridimensionais 
[Pramanik et al., 2012]. 
 
 
A função principal de um scaffold é atuar temporariamente 
como um suporte facilitando e guiando o crescimento celular até 
a completa regeneração do tecido. Para alcançar tal finalidade é 
imprescindível que o scaffold mantenha morfologia e 
propriedades mecânicas adequadas ao longo do processo 
regenerativo, até que a região da lesão esteja completamente 
recuperada [Cheung, 2007]. 
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A composição e geometria do scaffold desempenham 
papéis cruciais na capacidade de colonização celular. O material 
deve ser biocompatível e ou bioreabsorvível, para não induzir 
respostas inflamatórias, reações imunes extremas e também não 
exercer efeitos tóxicos sobre as células, tecidos ou órgãos, cujos 
produtos da dissolução possam ser metabolizados ou 
degradados pelo organismo; osteocondutor e ou 
preferencialmente osteoindutor. Com relação à geometria, um 
scaffold deve ser tridimensional e altamente poroso com poros 
interconectados para auxiliar no crescimento celular e tecidual e 
no transporte de nutrientes e metabólicos [Nair, 2007; Cheung, 
2007]. 
Como o material implantado no meio corpóreo deve 
permanecer por um período de tempo antes de ser degradado ou 
absorvido pelo corpo, os subprodutos originados de sua 
interação com o meio não devem produzir qualquer efeito nocivo 
ao corpo. Para tanto, um requisito básico é que seja degradado 
naturalmente ao longo do tempo e absorvido pelo corpo sem 
gerar efeitos colaterais [Casadei, 2009]. 
Os scaffolds devem ter um caráter no mínimo 
biodegradável, permitindo assim que a matriz extracelular ocupe 
o espaço vazio enquanto o material é degradado. A degradação 
química pode ocorrer de duas maneiras: por hidrólise, que é 
mediada somente pela água, ou por degradação enzimática, que 
é mediada principalmente por agentes biológicos, como enzimas 
[Cheung, 2007]. 
Outros dois fatores importantes influenciam na degradação 
dos scaffolds: a porosidade e a superfície do mesmo. O tamanho 
e a forma dos poros podem interferir na atividade celular, 
incentivando-a ou inibindo-a [Saito, 2010]. 
Integridade mecânica de um scaffold é um fator de suma 
relevância. Como atuam como suporte físico temporário no local 
da implantação, precisam resistir à tensões internas e externas 
na região do implante. Assim, as propriedades mecânicas devem 
ser similares as propriedades do novo tecido que será formado, 
pois ao término do processo de regeneração, toda carga 
suportada pelo scaffold será transferida para o tecido, que 
ocupará o local do dispositivo degradado [Dai, 2010]. 
As propriedades necessárias a um scaffold dependem 
intimamente das propriedades dos seus materiais componentes 
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e das condições de processamento, sendo assim a escolha do 
material adequado e do processo de fabricação que melhor irão 
atender as necessidades do tecido que se pretende substituir, 
ainda é um grande desafio para a engenharia de tecidos 
[Casadei, 2009]. 
3.3. DISPOSITIVOS DE LIBERAÇÃO DE FÁRMACO 
 
 O crescimento no uso de polímeros biodegradáveis na 
fabricação de sistemas de liberação de fármacos decorre da sua 
versatilidade frente ao grande número de técnicas de 
processamento cabíveis ao mesmo, além da vasta gama de 
possibilidades de design e preparação de formulações com 
funções e propriedades específicas [Zalfen et al., 2008]. 
Segundo Kanis (2005) as formas farmacêuticas orais 
convencionais de administração de fármacos podem apresentar 
alguns problemas devido sua imediata liberação e rápida 
neutralização do efeito farmacológico. Desta forma, para alcançar 
a corrente sanguínea e mantê-lo em níveis adequados torna-se 
necessário aumentar as doses e administrá-las em curtos 
períodos de tempo. 
Com o desenvolvimento da área, surgiram modificações 
nas formas farmacêuticas, com o objetivo de promover um 
aumento na duração do processo de liberação do fármaco a fim 
de obter a manutenção do nível plasmático por um período de 
tempo maior, um perfil favorável à utilização crônica de 
medicamentos [Ansel, 2000].  
A liberação do fármaco pode ocorrer de três maneiras 
distintas: 
 
 Liberação retardada: ocorre quando o fármaco é 
liberado após um período de tempo determinado depois 
da sua administração. Entre esta podemos citar as 
formas de liberação repetitiva as quais liberam o fármaco 
em determinadas zonas a partir de unidades de liberação 
imediata integrantes de uma única forma farmacêutica. 
[Lieberman et al., 1990; Vila Jato et. al., 1995; Costa e 
Lobo, 1999]; 
 Liberação prolongada: a liberação prolongada é uma 
forma de liberação mais lenta que as formas 
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convencionais, dispondo o fármaco por mais tempo no 
organismo [Costa e Lobo, 1999; Vila Jato et. al., 1995]; 
 Liberação controlada: permite que o fármaco seja 
liberado em uma determinada região, quantidade, tempo 
e razão previamente estabelecidos [Stamatialis et al., 
2008]. 
 
Nas formas tradicionais de liberação de fármaco, o nível do 
mesmo se eleva no sangue após cada administração e então vai 
diminuindo até a administração seguinte, variando o nível 
máximo, que pode ser tóxico, e o mínimo, onde o fármaco não é 
tão eficaz. Entretanto nos sistemas de liberação controlada, o 
fármaco é liberado através de um dispositivo de uma maneira 
controlada [Peppas, 1997], permitindo a liberação do mesmo na 
corrente sanguínea por um período mais longo, mantendo-se 
constante entre os níveis máximo e mínimo [Sun et al., 2003]. 
Existem diferentes tipos de mecanismos de liberação entre 
eles destacam-se a liberação por difusão, por intumescimento e 
por erosão, não sendo raro um sistema apresentar mais de uma 
forma de liberação paralelamente [Evangelista, 1998]. A figura 2 
apresenta os mecanismos de liberação citados anteriormente. 
Na liberação de fármaco por erosão, o polímero sofre 
degradação, normalmente por hidrólise na cadeia principal pela 
ação dos fluidos aquosos do organismo promovida por enzimas 
que permitem a entrada do solvente facilitando assim a liberação 
do fármaco. Já na liberação por intumescimento ocorre quando o 
solvente entre contato com o polímero o que resulta no 
relaxamento das cadeias e consequentemente um aumento do 
volume facilitando assim a difusão do fármaco incorporado no 
sistema [Peppas, 1997]. 
 O mecanismo mais comum é a difusão. A difusão do 
fármaco ocorre principalmente pelas regiões amorfas, ou seja, 
onde as cadeias apresentam-se mais desordenadas, porém em 
temperaturas próximas a transição vítrea o volume livre do 
polímero diminui, em conseqüência diminui a difusividade do 
sistema [Florence, 1998]. Pode-se controlar a difusão através da 
quantidade de ligações cruzadas tanto para aumentar quanto 
para reduzir a difusividade, por exemplo, o aumento das 
reticulações (ligações cruzadas) diminui a mobilidade da cadeia e 
o seu volume livre causando assim uma diminuição na 
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velocidade de difusão. Outro agente que pode ser adicionado à 
cadeia alterando a velocidade da difusão é o plastificante que se 
interpõe entre as cadeias reduzindo a temperatura de transição 
vítrea e consequentemente aumentando a difusão pelo aumento 
do volume livre na cadeia polimérica [Wang, 2002]. A figura 2 
exemplifica os tipos de mecanismos de liberação. 
 
Figura 2. Mecanismos de liberação de fármaco: (a) difusão a partir de 
sistema reservatório; (b) difusão a partir de matriz polimérica; (c) erosão; 
(d) intumescimento [Fung, 1997]. 
 
 Alguns fatores são decisivos na que diz respeito a 
liberação, como por exemplo, o design do dispositivo e as 
propriedades físico-químicas do polímero e do fármaco como: 
cristalinidade, transições térmicas, massa molar, taticidade, 
tamanho da partícula, taxa de degradação do polímero, natureza 
do fármaco (hidrofílico/hidrofóbico), entre outras. Outro fator 
importante é a maneira como o fármaco está disperso na matriz, 
podendo estar distribuído homogeneamente ou 
heterogeneamente [Markland e Yang, 2002]. 
Os sistemas controlados por difusão são os mais comuns, 
podendo ser classificados em sistemas monolíticos (matriciais), 
sistemas tipo reservatórios, sistemas ativados por solventes e 
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sistemas controlados quimicamente [Lierberman et al., 1990]. 
Destes os dois primeiros são mais comumente utilizados. 
Sistemas monolíticos são aqueles no qual o fármaco 
apresenta-se distribuído uniformemente na matriz polimérica, em 
forma de uma solução, suspensão ou sólido disperso. 
Considerando a estrutura da matriz podemos subdividir estes 
sistemas em sistemas homogêneos e heterogêneos [Berwig, 
2006]. Em um sistema homogêneo o fármaco se difunde até a 
superfície da matriz polimérica ocorrendo assim a partição do 
fármaco entre a matriz e o meio onde será liberado. Já em um 
sistema heterogêneo se torna necessária uma pré-diluição do 
fármaco para que ocorra a difusão [Evangelista, 1998]. 
 
 
Figura 3. a) Dispositivo tipo reservatório, b) Dispositivo monolítico. 
 
 Os sistemas de liberação tipo reservatório são 
dispositivos no qual o fármaco está contido em seu interior. Uma 
membrana polimérica que envolve o fármaco é quem irá manter 
a condição de saturação do sistema regulando assim a difusão 
[Acharya e Park, 2006]. Para que essa condição seja mantida é 
necessário que a concentração de fármaco no interior do 
reservatório seja significativamente alta, a fim de obter-se um 
gradiente de concentração constante [Bajpai et al., 2008]. 
 
Cinética de Liberação de Fármacos 
 
Devido ao crescente desenvolvimento de diferentes formas 
farmacêuticas de liberação controlada de fármaco a partir de 
sistemas poliméricos juntamente com a intenção de esclarecer 
qual tipo de mecanismo é predominante durante a liberação, 
tem-se utilizado modelos matemáticos levando em consideração 
a forma física do sistema, o modo de difusão e as características 
37 
 
da matriz polimérica [Veiga, 1988]. Modelos como a lei das 
potências, a equação de Higuchi e a primeira lei de Fick, 
juntamente a outras teorias que consideram processos de 
difusão, intumescimento e erosão simultaneamente são 
utilizados nesses casos [Siepmann & Peppas, 2001]. 
Destacam-se entre as diversas equações existentes as 
que descrevem um mecanismo por difusão “Fickiana”, por 
transporte “não-Fickiano”. 
Um modelo matemático desenvolvido por Higuchi [1961] 
descreve a liberação a partir de uma matriz polimérica, sendo a 
equação de Higuchi a equação (1): 
 
             (1) 
                                
onde, Mt é a quantidade absoluta de fármaco liberado por área 
no tempo t, M∞ é a quantidade de fármaco liberado no tempo 
infinito, D é a difusividade do fármaco através da matriz 
polimérica e C0 e CS são, respectivamente, a concentração 
saturada de fármaco e a solubilidade do fármaco no polímero 
[Kalia e Guy, 2001]. 
Assumindo C0 >> CS e levando em consideração C0, CS e 
D constantes, a equação (1) pode ser simplificada para a 
equação (2): 
                                               
                                      (2) 
 
onde Mt / M∞ é a fração total do fármaco liberado no tempo t e k a 
constante de difusão. 
Para que a equação de Higuchi seja válida é necessário 
considerar as seguintes condições: 1) a concentração inicial do 
fármaco deve ser maior que a solubilidade do fármaco no 
polímero; 2) só é aplicável para sistemas poliméricos no qual a 
liberação do fármaco ocorre em uma única direção; 3) o fármaco 
em suspensão deve apresentar uma granulometria muito 
pequena, ou seja, fármaco deve ser bem fino com diâmetro 
menor que a espessura da matriz; 4) o intumescimento e 
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dissolução do polímero são desprezáveis; 5) a difusividade do 
fármaco deve ser constante e 6) condições sink, ou seja, evitar 
que o sistema de difusão entre em equilíbrio, uma vez que as 
concentrações do fármaco tendem a se igualar no meio, devem 
ser mantidas durante o experimento [Kalia e Guy, 2001; Gibaldi e 
Feldman, 1967]. 
A proporcionalidade entre a fração de fármaco liberado e a 
raiz quadrada do tempo também pode ser obtida através da 
solução da segunda lei de Fick de difusão para filmes finos de 
espessura δ, mantidas sob condições sink, com concentração 
inicial do fármaco uniforme (Co > Cs), difusividade considerada 
constante e Mt/M∞ < 0,60 (equação 9): 
 
                         (3) 
 
onde Mt e M∞ são a quantidade de fármaco liberada num tempo t 
e em tempo infinito, respectivamente [Siepmann e Peppas, 
2001]. 
O modelo matemático denominado Lei da Potência, 
apresentado na equação 4, é outra maneira utilizada para 
descrever a liberação em sistemas poliméricos [Peppas, 1985]: 
 
                                         (4) 
 
 
onde Mt e M∞ são a quantidade de fármaco liberado no tempo t e 
no tempo infinito, respectivamente; k é uma constante que 
incorpora características estruturais e geométricas da forma 
farmacêutica e n é o expoente de liberação que caracteriza o 
mecanismo de liberação [Peppas, 1997; Siepmann e Peppas, 
2001; Manadas et al., 2002]. 
A Tabela 1 apresenta um resumo dos mecanismos de 




Tabela 1. Expoente n da Lei das Potências e mecanismos de liberação 
de fármacos de diferentes geometrias [Siepman e Peppas, 2001; 
Peppas, 1985]. 
Expoente n Mecanismo de 
liberação 
Filmes Esferas Cilindros  
< 0,5 < 0,43 < 0,45 Difusão Fickiana 
0,5 < n < 1 0,43 < n < 
0,85 
0,45 < n < 
0,89 
Transporte anômalo 
1 0,85 0,89 Transporte caso II 
> 1   Transporte super 
caso II 
Fonte: [Klauss, 2010]. 
 
A lei das potências é aplicada em diversas formas 
farmacêuticas, como cápsulas, comprimidos, sistemas 
transdérmicos, implantes e outros [Wang et al., 2008; Kanis, 
2005]. 
 
3.4. FABRICAÇÃO RÁPIDA  
 
 A fabricação rápida ou prototipagem rápida é um conjunto 
de tecnologias de fabricação que possibilitam produzir peças ou 
protótipos diretamente a partir de modelos computacionais 
gerados em sistemas CAD [Jacobs, 1992]. 
Nos sistemas de fabricação rápida a peça gerada não é 
criada a partir de outra peça sólida, como por exemplo, na 
usinagem. As peças ou protótipos são gerados pela união 
subsequente de camadas de líquidos, pós ou sólidos (figura 4).  
Figura 4. Esquema ilustrativo de prototipagem rápida [Beal, 2002]. 
  
Esta técnica pode ser utilizada para o desenvolvimento de 
modelos de ferramentaria utilizados para moldagem de peças 
plásticas para uma pequena serie de produtos [Salmoria, 2004]. 
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As aplicações da fabricação rápida apresentam um 
crescimento cada vez mais significativo e incluem indústrias 
automotivas, aeroespaciais, área médica instituições de ensino 
entre outros. 
Diversas técnicas são empregadas para a fabricação 
rápida de peças ou protótipos, as mais empregadas são [Jacobs, 
1996]: estereolitografia (SL), impressão tridimensional (3DP), 
modelagem por deposição fundida (FDM), sinterização seletiva a 
laser (SLS), solid ground curing (SGC) e a modelização de objeto 
laminado (LOM). 
Esses processos não podem ser classificados de acordo 
com o material utilizado para a prototipagem (líquidos, pós ou 
sólidos), levando em consideração que alguns processos, como 
a Impressão 3D, podem ser realizados a partir de líquidos ou de 




3.4.1. Sinterização Seletiva a Laser (SLS) 
 
 O processo de sinterização seletiva a laser é uma das 
mais comuns e mais utilizadas técnicas de fabricação rápida 
existentes no mercado. O processo foi desenvolvido em 1987 
Estados Unidos, mas apenas em 1992 que foram 
comercializados os primeiros modelos de máquinas para 
sinterização seletiva a laser. 
 De acordo com Gibson e Shi (1997) a sinterização 
seletiva a laser apresenta certa vantagem em relação às demais 
técnicas de prototipagem rápida devido a sua capacidade de 
obter objetos com formas diversas utilizando diferentes materiais 
(metais, polímeros, cerâmicos ou compósitos) otimizando o uso 
de matéria-prima. 
De um modo geral a sinterização é um termo usado para 
descrever a coalescência de uma partícula sólida em pó (metal, 
cerâmica, polímero ou compósito) a uma temperatura elevada. A 
coalescência é o princípio físico da formação de um corpo 
uniforme e homogêneo pela fusão de partículas do mesmo 
material [Kulman, 2006]. 
Segundo Cervera e Lombera (1999), a sinterização 
seletiva a laser é “uma técnica de fabricação que usa um feixe de 
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laser para sinterizar material particulado (em forma de pós), de 
maneira seletiva, visando produzir peças tridimensionais”. 
Durante a sinterização são identificadas três fases distintas 
(figura 5): a formação de “necks” (pescoços) que ocorre quando 
o pó, ao receber energia do laser, tem suas moléculas excitadas 
fundindo em pontos na superfície de contato [Paggi, 2008]; a 
densificação que é o aumento do tamanho dos contatos e a 
diminuição da porosidade e o isolamento e arredondamento dos 
poros [Hornsby e Maxwell, 1992]. 
 
 
Figura 5. Fases do processo de sinterização: (a) partículas soltas, (b) 
formação de necks, (c) densificação e (d) isolamento e arredondamento 
dos poros. [Lee Rainforth, 1994] 
 
 Uma câmara de construção, uma plataforma móvel onde 
o pó é depositado, um sistema de deposição do pó, um canhão 
de laser, um sistema de espelhos galvanométricos para a 
deflexão do feixe de laser e um computador acoplado são os 
elementos que compõe o equipamento de SLS [Kruth et al., 
2003]. 
No processo de sinterização a laser o pó é fundido pela 
ação do calor gerado por um feixe de laser. Como ocorre nos 
demais processos de prototipagem e fabricação rápida a peça é 
construída em camadas. Primeiramente o modelo da peça é 
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desenhado virtualmente com o auxílio de um software CAD. Em 
seguida o arquivo com o modelo da peça é enviado para o 
equipamento onde, com o auxílio de um software CAM, é fatiado 
em camadas e preparado para a etapa de construção. 
As camadas da peça vão sendo criadas uma a uma pelo 
sistema de laser infravermelho que seletivamente sinteriza a 
camada de material particulado correspondente a parte sólida da 
seção transversal da peça em execução. Quando o laser termina 
o processo de sinterização de uma camada, o cilindro móvel 
contendo a camada de pó é deslocado para baixo, e outra 
camada de pó é sinterizada e assim sucessivamente até que a 
peça esteja completamente terminada [Leite, 2007]. A Figura 6 




Figura 6. Esquema de funcionamento do equipamento de SLS [Paggi, 
2006]. 
 
 O processo de SLS, ao contrário de outros métodos de 
fabricação rápida, não necessita da construção de suportes de 
camada durante o processamento das peças. O próprio pó 
adjacente à peça, que não foi sinterizado é quem realiza esse 
trabalho.  [Kulman, 2006]. 
As propriedades das peças ou protótipos construídas por 
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SLS irão depender dos parâmetros de processamento e das 
características do pó [Kruth et al., 2003]. O conhecimento das 
temperaturas de transição vítrea e temperatura de fusão são de 
fundamental importância para a sinterização das peças [Gibson 
et al., 1997]. 
O processo de SLS pode ser utilizado para processar 
diversos tipos de materiais devido a flexibilidade de variação de 
alguns parâmetros decisivos de processamento. Entre os 
parâmetros mais importantes destacam-se: 
1. Densidade de energia: é a medida de energia fornecida 
pelo laser por unidade de área e pode ser influenciado 
por três fatores: potência do laser, diâmetro do feixe e 
velocidade de varredura [Paggi, 2008]. A potência e a 
velocidade de deslocamento do feixe de laser 
influenciaram significativamente na sinterização. Se a 
velocidade for muito baixa o pó pode sofrer um 
superaquecimento o que pode causar problemas como 
empenamento ou degradação do material. Mas tem que 
ser tomado o devido cuidado para que a velocidade 
também não seja muito elevada que poderá não 
sinterizar totalmente a camada de pó e dificultar a 
aderência das demais camadas; 
2. Temperatura da plataforma: para obter-se a 
sinterização desejada é recomendado que a plataforma 
esteja de 10 a 20 ºC abaixo da temperatura de fusão do 
material cristalino ou das suas regiões cristalinas ou, para 
materiais amorfos, da sua temperatura de transição vítrea 
[Caulfield et al., 2007]; 
3. Espessura de camada: a região sinterizada de cada da 
peça contrai diminuindo assim a espessura, logo a soma 
da espessura de todas as camadas será à altura total da 
peça, e os erros dimensionais ocorridos na construção de 
cada camada serão somados [Kulman, 2006]. Assim 
deve-se levar em conta esses erros na hora de planejar 
qual a espessura de camada mais adequada para a 
construção das peças desejadas. Além disso, a 
espessura da camada irá influenciar no acabamento e na 
estética da peça final; 
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4. Estratégia de construção: é o modo em que o feixe de 
laser varre a superfície do pó para sinterizá-lo. Maneiras 
diferentes de trajetórias podem causar diferentes taxas 
de transferência de calor ao pó o que pode alterar a 
profundidade de material fundido. Essas variações 
podem causar mudanças significativas nas propriedades 
mecânicas e acabamento superficial das peças finais 
[Paggi, 2006]; 
5. Característica das partículas: o tamanho, a forma e a 
distribuição do pó são fatores importantes no processo de 
sinterização a laser, elas influenciarão a densidade de 
empacotamento do pó. 
 
 Se a camada construída apresentar pequena densidade 
acarretará em uma distorção na peça o que levará a necessidade 
de outros processos para corrigir tais defeitos. A forma das 
partículas age da seguinte maneira na densidade (Figura 7): 
quanto mais irregular for a partícula, menor a densidade de 
empacotamento e em contra partida quanto mais esférica for a 
partícula maior será a densidade [German et al., 1994]. 
Já o tamanho de partícula influência a densidade 
inversamente; quanto menor o tamanho de partícula, maior será 
a densidade de empacotamento. 
 
 





 De acordo com Narkis e Rosenzweig (1995) no processo 
de sinterização de polímeros devem ser levados em 
consideração quatro eventos: a microfusão localizada, o 
crescimento dos “necks”, o transporte do material por fluxo 
viscoso e o emaranhamento entre as cadeias poliméricas (figura 
8). 
 
Figura 8. Processo de coalescência das partículas poliméricas [Narkis e 
Rosenzweig, 1995]. 
 
 As partículas de pó são excitadas através da energia do 
feixe do laser. Nas áreas de contato superficial ocorre o início de 
pontos de fusão e a formação de “necks” que irão ter seus 
diâmetros aumentados à medida que a sinterização é realizada. 
Formados os “necks”, o mecanismo de transporte é o fluxo 
viscoso. Neste mecanismo o índice de fluidez do material 
utilizado é de extrema importância, pois determina sua 
característica de escoamento. As cadeias poliméricas ganham 
mobilidade quando fundidas se emaranhando umas nas outras, 
garantindo assim a rigidez mecânica do “neck” após o 
resfriamento [Paggi, 2006]. 
 
3.5. SINTERIZAÇÃO SELETIVA A LASER E APLICAÇÕES 
NA ÁREA MÉDICA 
 
 A tecnologia de Sinterização Seletiva a Laser cada vez 
mais se destaca na área da bioengenharia e consequentemente 
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na área médica. Inúmeros trabalhos têm sido desenvolvidos na 
área nos últimos anos com ênfase na fabricação de 
componentes poliméricos implantáveis. 
Por ser uma técnica na qual o produto final apresenta 
porosidades, recebe uma maior ênfase entre as demais técnicas 
de fabricação rápida quando destinada a fabricação de scaffolds 
ou dispositivos de liberação de fármaco [Low et al., 2001]. Em 
ambos os casos os poros são requisitos básicos do componente, 
por exemplo, nos dispositivos de liberação os poros tornam-se 
necessários para realizar a liberação através da difusão do 
mesmo pela matriz polimérica, e no caso dos scaffolds os poros 
atuam como um apoio para o crescimento e/ou regeneração 
celular na região onde estiver atuando. 
Williams et al. (2005) investigaram a viabilidade de projetar 
e fabricar, por sinterização seletiva a laser, scaffolds de PCL com 
geometria porosa e que possuíssem propriedades mecânicas 
suficientes para aplicações em engenharia de tecido ósseo. Os 
scaffolds (figura 9) foram incorporados com proteína 
morfogenética óssea-7 e implantados por via subcutânea com o 
intuito de avaliar as propriedades biológicas e o crescimento do 
tecido. De acordo com os autores a fabricação de scaffolds de 
PCL por SLS pode vir a resultar em uma técnica de reparo e 
regeneração óssea. Ensaios in vivo demonstraram que os 








Figura 9. Scaffold de PCL fabricado por SLS [Williams et al., 2005]. 
 
 
Scaffolds porosos de policaprolactona (figura 10) com a 
finalidade de regeneração de tecido cardíaco foram 
desenvolvidos e sinterizados a laser por Yeong et al. [2004]. 
Scaffolds micro porosos foram obtidos com estrutura adequada 
para a fixação e crescimento das células. Parâmetros como 
potência do laser igual a 3 watts, velocidade de varredura do 
laser de 3180 mm.s
-1
, temperatura da plataforma de 40 ° C e 






Figura 10. Morfologia das partículas de PCL fabricados com 3 Watts de 
potência do laser e velocidade de varredura de 3180 mm.s
-1
 (a) 
aumento de 35 vezes; (b) aumento de 100 vezes e macroestrutura do 
scaffold sinterizado [Yeong et al., 2010]. 
 
Simpson et al. (2008) analisaram o processo de fabricação 
por SLS de scaffolds porosos de 95 / 5 Poli (L-ácido lático-co-
ácido glicólico), com granulometria das partículas de 50-125 e 
125-250 μm. Após análise do polímero puro, os autores 
fabricaram por SLS compósitos de PLG com 5% de hidroxiapatita 
e PLG com 40% de tricálcio fosfato. Os resultados demonstraram 
que os compósitos e o método de fabricação possuem potencial 
na fabricação de scaffolds porosos para a engenharia de tecido 
ósseo. 
Dispositivos de liberação de fármaco de Duraform foram 
construídos por Low et al. [2001] a fim de avaliar parâmetros 
como paredes densas, a porosidade e a temperatura da 
plataforma e sua influência na porosidade. Através da variação 
de parâmetros do processo de SLS pode-se controlar a 
porosidade dos dispositivos. Foram construídos dispositivos com 
2 e 3 camadas, nas amostras com três camadas na qual o 
comprimento da linha de varredura do laser é de 1,5 mm os 
autores observaram que ocorreu fusão em excesso entre a 
parede densa. Já nos corpos de prova com 2 camadas, 
49 
 
comprimento de linha de varredura do laser igual a 2,25 mm, isto 
não ocorreu. Através da utilização de diferentes tamanhos de 
parede os autores concluíram que o comprimento mínimo da 
linha de varredura deve ser de 2,00 mm para a obtenção de uma 
estrutura porosa. 
 Cheach et al. [2002] estudaram a possibilidade da 
utilização da sinterização seletiva a laser para fabricar 
dispositivos de liberação de fármaco poliméricos. Os parâmetros 
de processamento foram analisados assim como a sua influência 
na formação de paredes para a difusão do fármaco e na estrutura 
porosa. 
Estudos utilizando um fármaco modelo, azul de metileno, e 
a policaprolactona sinterizados por SLS foram desenvolvidos por 
Leong et al. [2007]. Ambos foram misturados e sinterizados na 
forma de cilindros com anéis concêntricos separados por uma 
membrana feita pelo laser para atuar como controlador na 
liberação do fármaco. 
Dabbas (2006) analisou a viabilidade do processamento de 
hidroxiapatita (HAP) com poliamida e hidroxiapatita com 
polietileno de alta densidade (PEAD) por sinterização seletiva a 
laser aplicáveis na área médica. Os compósitos foram 
misturados com quantidades de HAP variando em massa em três 
porcentagens diferentes: 5, 10 e 20%. O autor constatou que a 
processabilidade desses compósitos depende de fatores como a 
temperatura de processamento, a absorção da energia do laser, 
a viscosidade do material, a granulometria do mesmo, o tamanho 
de partícula e a janela de processo de cada material. De acordo 
com o autor os compósitos com PEAD, devido ao tamanho dos 
poros e a interconectividade dos mesmos, são mais indicados à 
utilização como scaffold se comparados com os compósitos de 
poliamida. 
Foi investigado, também por Dabbas (2006), a fabricação 




Figura 11. Micrografias dos corpos de prova fabricados com PEAD/HAP 
(5, 10 e 20%) com gradiente funcional [Dabbas, 2006]. 
  
Klauss (2010) desenvolveu sistemas porosos de 
policaprolactona do tipo matriz e do tipo reservatório para a 
liberação de progesterona através da técnica de SLS. A autora 
analisou as amostras através de análises de raios-X e de Tan 
delta, pode-se constatar que a progesterona produz efeito 
plastificante na cadeia do polímero ajudando no decréscimo do 
módulo de elástico, resistência a fadiga, tensão máxima quando 
comparados com as amostras sem progesterona. 
Foi observado entre as amostras sinterizadas com 
progesterona que quanto maior for o grau de sinterização, 
maiores são os valores do módulo de elasticidade, módulo de 
armazenamento e resistência à fadiga. A autora também 
observou que para a sinterização da PCL com tamanhos de 
partícula entre 150 e 212 μm quanto maior for a valor da 
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densidade de energia do laser, maior será o grau de sinterização 
da amostra e menores serão os tamanhos dos poros, conforme 
figuras 12 e 13. Para maiores valores de densidade de energia 
também foi constatado através do ensaio de tensão x 
deformação que o módulo elástico sofreu um decréscimo no seu 
valor. 
Segundo Klauss (2010) os resultados do ensaio de 
liberação demonstraram que ocorreu uma liberação linear em 
relação ao tempo, mas ocorreram diferenças na quantidade de 
fármaco liberado entre as amostras, isso se deve as diferenças 
no processo de sinterização, granulometria do pó, a baixa 


















Figura 12. Micrografias com aumento de 100 vezes das superfícies dos 




















Figura 13. Micrografias com aumento de 100 vezes das superfícies dos 




















4. MATERIAIS E MÉTODOS 
 
 O esquema abaixo (figura 14) apresenta a sequência das 




Planejamento do desenvolvimento do produto 
↓ 
Definição do polímero e fármaco 
↓ 
Moagem e determinação da granulometria do pó 
↓ 
Definição dos parâmetros de processamento 
↓ 
Processo de mistura fármaco + polímero 
↓ 
Fabricação dos corpos de prova por Sinterização Seletiva a 
Laser 
↓ 
Ensaios para caracterização dos corpos de prova 
 
Figura 14. Esquema de atividades a serem realizadas durante o 
trabalho. 
4.1. DESENVOLVIMENTO DO PRODUTO 
 
 De acordo com Basseto (2004) “O processo de 
desenvolvimento de produto consiste num conjunto de ações que 
são realizadas para transformar e criar necessidades ou 
oportunidades de negócio em um produto fisicamente realizável 





Figura 15. Modelo com as etapas do desenvolvimento de produto 
[adaptado de Netto, 2003]. 
 
  
Existem inúmeras metodologias de projeto, porém todas 
elas estão basicamente dividas em quatro fases figura 15 
[Ogliari, 1999]. A primeira chamada de projeto informacional 
(levantamento de informações sobre o produto), a segunda 
denominada projeto conceitual (geração e seleção de 
concepções para o produto), em seguida o projeto preliminar 
(definição do formato, cálculos de dimensionamento, escolha do 
material) e por último o projeto detalhado (documentação final do 
projeto e do produto) [Fonseca, 2002]. 
 
4.1.1. Projeto Informacional 
 
 O projeto informacional começa com a identificação do 





 Determinação das necessidades do produto 
 
 De acordo com Klauss (2010) “O crescente empenho dos 
pesquisadores em desenvolver sistemas de liberação controlada 
de fármaco, para diferentes aplicações, se justifica pelas 
inúmeras vantagens que há em relação aos métodos 
convencionais; com o desenvolvimento dos novos produtos, 
surge cada vez mais o interesse e o envolvimento de novas 
áreas para esta finalidade”. 
 Scaffolds e sistemas de liberação de fármaco necessitam 
serem fabricados com material polimérico que precisa apresentar 
biocompatibilidade com o meio na qual será inserido, ou seja, 
não pode ser cancerígeno nem causar reações alérgicas, não 
pode provocar nenhuma resposta inflamatória aguda e nem pode 
ser nocivo ao corpo humano [Klauss, 2010]. Os dispositivos 
podem possuir diferentes formatos sendo soluções, géis, 
suspensões, filmes, micro ou nanopartículas, cápsulas, 
comprimidos, membranas, scaffolds e outros [Ansel, 2000].  
Ainda com relação ao material a ser utilizado na fabricação dos 
dispositivos outras características precisam ser levadas em 
consideração na escolha do mesmo. Fatores como a solubilidade 
do polímero, a massa molar, o grau de cristalinidade, a 
porosidade, a biodegradabilidade, o grau de reticulação entre 
outros [Gangrade e Price, 1992; Shin e Byun, 1996; Rao e 
Diwan, 1997; Costa e Lobo, 1999; Yang, et al., 2001 e Samani et. 
al., 2003]. 
 A escolha do fármaco foi baseada na sua 
degradabilidade, estabilidade térmica, afinidade com a água, 
gama de aplicações no e custo. 
 
4.1.2. Elaboração da matriz da casa da qualidade 
 
 A casa da qualidade foi utilizada para classificar os 
requisitos de projeto de acordo com a importância das 
necessidades a nível laboratorial, figura 16. A classificação foi 
realizada da seguinte maneira: o valor 5 foi usado para classificar 
os requisitos considerados fundamentais. Os números 4 e 3 
foram utilizados para requisitos com grande e média importância. 
Os demais considerados de baixa ou nenhuma importância 
foi aplicado o valor 2.  
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4.1.3. Projeto conceitual 
 
Identificação das funções do produto 
 
De acordo com Ferreira (2006) no projeto conceitual as 
funções do produto são identificadas e a função total pode ser 
subdividida em funções com menor complexidade. A função total 
foi relacionada como liberar fármaco e as subfunções são 
liberação controlada, biocompatibilidade e biodegradabilidade, 
atividade antiinflamatória, resistência mecânica e estabilidade 
química e térmica. 
 
Pesquisa de soluções 
 
Através do levantamento dos principais tipos de sistemas 
de liberação de fármacos disponíveis, os resultados 
apresentaram três diferentes tipos de dispositivos com maior 
notoriedade nos últimos anos na área farmacêutica: filmes 
transdérmicos, são adesivos aplicados sobre a pele que liberam 
o fármaco que percorre as camadas do tecido subcutâneo e 
seguem na corrente sanguínea; nano partículas, são sistemas 
carregados com fármaco que possuem menos de 1 µm de 
diâmetro; e os sistemas subcutâneos que podem ser do tipo 
matriz ou do tipo reservatório que possuem a função de controlar 
e liberar o fármaco.  
 
Seleção da concepção do produto 
 
Analisando as possibilidades de construção do dispositivo, 
o dispositivo do tipo matriz foi escolhido e confeccionado com as 
dimensões necessárias para realizar os ensaios mecânicos no 




Figura 17. Modelo para solução adotada: matriz. 
 
4.1.4. Projeto Preliminar  
 
Seleção do polímero 
 
Por ser um processo de fabricação muito específico a SLS 
exige alguns critérios de processamento a serem levados em 
consideração na escolha do polímero. Esses critérios estão 
descritos na seção 3.4.1 deste trabalho. A escolha do material foi 
baseada nas suas propriedades como boa fluidez e estabilidade 
térmica para processamento por SLS, natureza bioreabsorvível. 
Também foi levado em conta o seu custo considerado 
intermediário. Outro fator que levou a escolha da PCL foi o 
estudo realizado por Klauss (2010) também na área de liberação 
controlada de fármaco. 
A PCL é um poliéster bioabsorvível que possui baixo ponto 
de fusão, em torno de 60 °C e uma temperatura de transição 
vítrea na faixa de -60 °C. A sua polimerização é feita pela 






Figura 18. Estrutura química da policaprolactona. 
 
 O uso mais comum da policaprolactona é na obtenção de 
variados tipos de poliuretanos. A PCL promove aos poliuretanos 
boa resistência à água, óleos, solventes e cloro. Também é 
frequentemente utilizada como aditivo em resinas a fim de 
melhor suas propriedades de processamento e de uso. 
Em condições fisiológicas a degradação da 
policaprolactona ocorre por hidrólise dos ésteres. Por este motivo 
recebeu grande atenção na área biomédica, em particular na 
utilização de dispositivos implantáveis. A PCL foi aprovada pela 
Food and Drug Administration (FDA) em aplicações específicas 
utilizadas no corpo humano como, por exemplo, em dispositivos 
de liberação de fármaco, membranas e arcabouços; na 
odontologia possui aplicações como telas dentárias e como 
preenchimento de canal. 
A PCL utilizada foi fornecida pela Sigma-Aldrich com 
massa molar variando de 70.000 a 90.000 g/mol. Possui 
temperatura de fusão de 60 ºC, temperatura de transição vítrea 
em torno de -60 ºC, densidade 1,145 g/ml a 25 °C e índice de 
fluidez 1g/10min. Os tamanhos de partícula variaram de 125 a 
212 µm. 
 
Seleção do fármaco 
 
O fármaco utilizado foi o ibuprofeno (ácido 2-(4-
isobutilfenil) propiônico) que é um antiinflamatório não esteróide 
(AINE) pertencente ao subgrupo dos derivados do ácido 
propiônico, que apresenta atividade antiinflamatória, antipirética e 
analgésica, utilizado para o tratamento de processos 
inflamatórios principalmente de origem muscular e osteoarticular. 
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Segundo Bejarano (2006), provavelmente é a molécula mais 
estudada entre todos os AINE’s. Apresenta-se na forma de um 
sólido cristalino, de cor branca, com leves sabor e odor 
característicos. A fusão ocorre aproximadamente a 74 - 77 ºC é 
praticamente insolúvel em água, mas é facilmente solúvel em 
solventes orgânicos como o etanol. 




Figura 19. Estrutura química do ibuprofeno. 
 
4.2. MOAGEM DO POLÍMERO 
 
 A PCL utilizada fornecida pela Sigma-Aldrich possui 
formato de grânulos sendo assim tornou-se necessária à 
moagem da mesma antes do processo de prototipagem devido a 
uma das principais condições para a sinterização a laser: o 
material ser um pó fino. Para a realização da moagem foi 
utilizado um liquidificador de inox da marca METVISA modelo 
39420. Por ser um polímero cuja temperatura de transição vítrea 
é – 60 ºC foi preciso realizar uma moagem criogênica para a 
obtenção do pó. Uma adaptação no copo do liquidificador se fez 
necessária a fim de acomodar o polímero separadamente do 
nitrogênio líquido, este fundamental para reduzir a temperatura 
durante a moagem evitando assim o amolecimento do polímero. 
Soldado no interior do copo do liquidificar, também em 
inox, um tubo cilíndrico de aproximadamente 80 mm de altura, 2 
mm de espessura e 60 mm de diâmetro tem a finalidade de 
acomodar a PCL (resfriada preliminarmente com nitrogênio) no 
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centro do liquidificador ficando assim em contato com a hélice. 
Ao redor deste cilindro o nitrogênio é depositado (em torno de 
500 ml), reduzindo assim a temperatura do polímero e 
possibilitando a moagem. Para chegar a granulometria desejada 
fez-se preciso repetir a moagem, recarregar o nitrogênio e moer, 
por três vezes consecutivas. 
 
4.3. SEPARAÇÃO GRANULOMÉTRICA DO POLÍMERO 
 
 Após a moagem, para a determinação granulométrica, a 
PCL em pó foi peneirada em um conjunto de 4 peneiras da 
marca Bronzinox (212 µm, 150 µm, 125 µm e 106 µm) em um 
agitador de peneiras durante 40 min. 
4.4. MISTURA POLÍMERO E FÁRMACO 
 
 Para obter-se uma mistura homogênea entre polímero e 
fármaco, ambos foram depositados em um recipiente cilíndrico e 
agitados por um misturador mecânico a uma velocidade 
aproximada de 105 rpm, durante 2 horas e 30 min. A proporção 
da mistura, estipulada previamente, foi de 85 % de PCL e 15 % 
de ibuprofeno em massa. Após o processo de mistura o pó foi 
colocado em uma estufa a 40 ºC durante 10 horas, para retirar 
qualquer umidade residual.  
 
4.5. SINTERIZAÇÃO SELETIVA A LASER 
  
 Todos os corpos de prova utilizados para a realização 
deste estudo foram sinterizados em um equipamento de SLS, 
figura 20, desenvolvido no laboratório CIMJECT do 
Departamento de Engenharia Mecânica da Universidade Federal 




        
 
Figura 20. Foto do equipamento de SLS. 
  
O equipamento utilizado possui basicamente os seguintes 
componentes: 
 
 Laser de CO2 da marca SYNRAD com potência nominal 
de 20 watts, com refrigeração a água e diâmetro do feixe 
de 255 µm; 
 Conjunto de espelhos colimadores (focalizam e 
direcionam o feixe de laser) da marca SH Series Marking 
Head; 
 Microcomputador responsável por controlar o 
equipamento. Através do software Alpha o computador 
controla o laser, os espelhos e processa a imagem do 
objeto a ser construído; 
 Placa controladora: placa eletrônica responsável pela 
conexão do computador com o equipamento de 
sinterização; 
 Câmara de sinterização: onde ocorre o processo de 
sinterização, não é lacrada, sendo assim, a sinterização 
acontece a temperatura ambiente; 
 Plataforma: local onde o material em pó é depositado e 
sinterizado. A plataforma é feita em alumínio com as 
dimensões 100 mm x 100 mm, desliza ao longo do eixo 
z, ou seja, se desloca verticalmente a medida que o 
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material é sinterizado. Um mecanismo de aquecimento 
acoplado a plataforma é responsável pelo aquecimento 
da mesma durante a sinterização; 
 Mecanismo de deposição do material em pó: 
compartimento com a função de depositar o pó sobre a 
plataforma. Tal compartimento desliza sobre a plataforma 
ao longo do eixo x, ou seja, horizontalmente. 
 
 O funcionamento do equipamento segue basicamente o 
princípio de funcionamento dos equipamentos comerciais de 
sinterização seletiva a laser. 
 
Determinação dos parâmetros de processamento 
 
Para chegar aos parâmetros de processamento como a 
velocidade de sinterização de potência do laser, foram realizados 
testes preliminares baseados nos valores utilizados na tese da 
doutora em Engenharia de Materiais Priscila Klauss. Os corpos 
de prova sinterizados durante os testes possuem as dimensões 
necessárias para a realização dos ensaios mecânicos (35 x 5 x 3 
mm), dimensões essas usadas para construir todos os corpos de 
prova utilizados neste estudo. 
A velocidade de sinterização do laser e a concentração do 
fármaco foram selecionadas de acordo com o trabalho da Priscila 
Klauss, ficando os valores de velocidade fixos em 39,8 mm/s, e 
as concentrações do fármaco em 0 e 15 %. 
Através de testes de sinterização e análises no 
microscópio ótico foram selecionadas três potências diferentes 
de sinterização. Uma potência mais fraca, na qual o corpo de 
prova é fabricado com um baixo grau de sinterização, uma 
potência razoável para que ocorra a sinterização em grau médio 
e uma potência mais elevada na qual as amostras foram 
fabricadas com um alto grau de sinterização, sendo esta última 
uma densidade alta, porém que não causa degradação do 
material. 
A temperatura utilizada na plataforma durante a 
sinterização é usualmente na faixa de 10 a 15 °C abaixo da 
temperatura de fusão do material, no caso da policaprolactona 60 
°C, e ficou estipulado para este trabalho o valor de 45 °C. 
A granulometria da policaprolactona em pó utilizada neste 
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estudo variou de 125 a 250 μm. Tal faixa foi determinada de 
acordo com os critérios de tamanho de pó para a sinterização e 
com o rendimento do material moído no liquidificador. 
 
4.6. MICROSCOPIA ELETRÔNICA DE VARREDURA (MEV) 
 
 O MEV foi utilizado para analisar o grau de sinterização, 
os poros presentes nos corpos de prova, assim como a presença 
e interação do fármaco nos mesmos. A fim de observar a fratura, 
as amostras foram fraturadas em nitrogênio líquido, ou seja, 
fratura criogênica. Todas as amostras foram recobertas com uma 
camada de ouro por um metalizador D2 Diode Sputtering 
System.  O equipamento utilizado para este estudo foi o 
microscópio XL 30 Phillips localizado no Laboratório de 
Caracterização Microestrutural - LCM do Departamento de 
Engenharia Mecânica da Universidade Federal de Santa 
Catarina. 
 
4.7. DIFRAÇÃO DE RAIOS-X 
 
 As análises de difração de raios-x foram realizadas com o 
equipamento XPert Phillips pertencente ao Laboratório de 
Caracterização Microestrutural – LCM do Departamento de 
Engenharia Mecânica da Universidade Federal de Santa 
Catarina. 
4.8. ENSAIO DINÂMICO-MECÂNICO 
 
 Com a finalidade de analisar o comportamento mecânico 
dos corpos de prova em relação a temperatura e ao tempo foram 
realizados ensaios dinâmicos nos mesmos. O equipamento 
utilizado para a realização dos ensaios mecânicos foi o DMA 
Q800 da TA Instruments, pertencente ao laboratório CIMJECT do 
Departamento de Engenharia Mecânica da UFSC. Para a 
realização dos ensaios foi utilizada a garra de flexão em dois 
pontos, denominada single cantilever. 
 Obedecendo as especificações do tipo de garra (single 
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cantilever), as amostras utilizadas possuíam as seguintes 
dimensões: 35 mm de comprimento, 5 mm de largura e 
espessura de aproximadamente de 3 mm. 
As curvas de tensão x deformação foram obtidas a 30 °C 
com taxa de força de 2 N/min até a força máxima de 18N. Para 
obtenção do módulo elástico as temperaturas escolhidas aviaram 
de -80°C a 80° C, a uma taxa de aquecimento de 3°C/min, com 
frequência de 1Hz e deformação máxima de 0,5 %. 
4.9. MECANISMO DE LIBERAÇÃO DO IBUPROFENO 
 
As curvas de liberação do ibuprofeno das amostras 
sinterizadas com diferentes densidades de energia do laser 
foram obtidas em um ensaio realizado durante 1540 horas em 
solução tampão fosfato (pH 7,2) a 37 °C. 
O mecanismo de liberação do ibuprofeno foi avaliado 






5. RESULTADOS E DISCUSSÕES 
5.1. CARACTERIZAÇÃO DA POLICAPROLACTONA E DO 
IBUPROFENO PUROS 
 
Definidos o fármaco Ibuprofeno e o polímero 
policaprolactona (PCL) como os materiais para este estudo 
ambos os pós foram caracterizados por microscopia eletrônica 
de varredura e por difração de raios-x para avaliação da forma e 
dos tamanhos dos grãos e da cristalinidade dos mesmos.  
A análise microestrutural através da microscopia eletrônica 
de varredura (Figura 21) revelou que as partículas de ibuprofeno 





Figura 21. Micrografia Ibuprofeno. 
 
 Como a PCL foi micronizada mecanicamente apresenta 
forma e tamanho de grãos irregulares, conforme figura 22. O 
tamanho das partículas foi definido e baseado em dois fatores: 1) 
de acordo com o rendimento da moagem e 2) de acordo com as 
especificações granulométricas necessárias para o processo de 
SLS. A faixa de valores para os tamanhos de grão da PCL 






Figura 22. Micrografia da PCL. 
 
A figura 23 apresenta os difratogramas de raios-X dos pós 
de ibuprofeno e PCL. A PCL apresenta os picos de difração 
referentes aos planos 110 e 200 em 2 teta igual a 21,33° e 23,73° 
referentes à fase de estrutura ortorrômbica (Jiang et al, 2001). O 
grau de cristalinidade obtido por deconvolução para a PCL foi de 
44,8 %. Para o ibuprofeno o valor em porcentagem de fase 






Figura 23. Difratogramas de raios-X: policaprolactona e ibuprofeno. 
  




Após a caracterização e análise estrutural dos pós foi dado 
início ao processo de sinterização dos corpos de prova de 
policaprolactona pura e de policaprolactona com 15% de 
ibuprofeno (figura 24), com valores de densidade de energia do 






Figura 24. Corpo de prova de policaprolactona sinterizado com 
ibuprofeno. 
 
As amostras foram denominadas de acordo com a tabela 
2; as seguintes nomenclaturas para identificação das amostras 
foram adotadas de acordo com a densidade de energia do laser 
e com a presença ou não de fármaco. 
 
Tabela 2. Nomenclaturas atribuídas para identificação dos corpos de 
prova fabricados com diferentes densidades de energia do laser e com 
a presença ou não de ibuprofeno. 
Corpo de 
prova 




P 1 0,04 0 
P 2 0,14 0 
P 3 0,27 0 
PI 1 0,04 15 
PI 2 0,14 15 
PI 3 0,27 15 
 
 
 As micrografias das superfícies das amostras 
sinterizadas com 0% e 15% de ibuprofeno com aumento de 30 
vezes com valores de densidade de energia do laser iguais a 
0,04; 0,14 e 0,27 J/mm² são apresentadas nas figuras 25 e 26, 
respectivamente. 
Foram observados nos corpos de prova propriedades 
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como: homogeneidade da morfologia, coalescência das 
partículas, interconectividade dos poros, o que demonstra boas 
qualidades para aplicações na área biomédica como dispositivo 
para crescimento e regeneração de tecidos. 
As amostras sinterizadas com menor densidade de energia 
do laser (P1 e PI 1) apresentam uma estrutura muito porosa, 
pouco sinterizada, com formação dos necks, porém sem um 
crescimento significativo dos mesmos. Quando fabricadas com 
uma densidade de energia de 0,14 J/mm² notou-se um 
crescimento relevante dos necks com início de continuidade da 
fase PCL, o que ocorreu muito significativamente nos corpos de 























Figura 25. Micrografia com aumento de 30 vezes dos corpos de prova 






Figura 26. Micrografia com aumento de 30 vezes dos corpos de prova 





De uma forma geral, observou-se que as amostras 
sinterizadas com o ibuprofeno apresentaram maior grau de 
sinterização se comparadas com as amostras sem o fármaco, e 
consequentemente uma maior continuidade da fase PCL 
principalmente no corpo de prova PI 3. Um dos fatores que pode 
ter contribuído para que isto ocorra é o fato de o ibuprofeno 
possuir absorção no comprimento de onda 10 µm (figura 27) 
referente ao comprimento de onda do laser utilizado, absorção 
essa correspondente ao estiramento do grupo C – O, desta 
forma o fármaco pode absorver a energia do laser e transferir, 






Figura 27. Espectro de infravermelho com transformada de Fourier do 
ibuprofeno [Tita e Mircea, 2011]. 
 
As micrografias das superfícies de fraturas criogênicas 
apresentadas na figuras 28 e 29 mostram que com o aumento do 
valor da densidade de energia do laser aumenta também a 
coalescência das partículas o que acarreta em um aumento na 








Figura 28. Micrografias com aumento de 100 vezes das fraturas 





Nas análises de MEV não foi possível visualizar partículas 
ou fases de ibuprofeno, sugerindo que o mesmo fundiu e ou 
































Figura 29. Micrografias com aumento de 100 vezes das fraturas 





A fim de quantificar a porcentagem de fase cristalina e 
amorfa do polímero sinterizado sem e com ibuprofeno e analisar 
se o processo de sinterização causa mudanças na estrutura do 
mesmo, foram realizados ensaios de difração de raios-x. 
Os difratogramas de raios-x das amostras fabricadas com 
e sem fármaco estão ilustrados na figura 30.  A tabela 3 
apresenta os valores de cristalinidade, em porcentagem, obtidos 
através da deconvolução dos picos. 
Os corpos de prova sinterizados com ibuprofeno em 
maiores densidades de energia do laser (PI 2 e PI 3) 
apresentaram menor grau de cristalinidade (maior fase amorfa) 
que os corpos de prova sem o fármaco (P 2 e P 3), fato que pode 
ser atribuído a uma maior taxa de resfriamento causada pelo 
maior aquecimento da mistura PCL/ibuprofeno gerada pela 
absorção de energia do laser pelo fármaco. O mesmo efeito não 
foi observado na cristalinidade de corpos de prova fabricados a 














Figura 30. Difratogramas de raios-x das amostras sinterizados com: (a) 
0% de ibuprofeno e (b) 15% de ibuprofeno. 
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Tabela 3. Valores de % de cristalinidade dos corpos de prova. 




PI 1 63,1 
PI 2 52,6 
PI 3 33,2 
 
 
 São apresentadas na figura 31 as curvas de tensão 
versus deformação das amostras de PCL sinterizadas com e sem 
ibuprofeno em diferentes condições de processamento do laser 
que foram obtidas em ensaio de flexão em dois pontos. A tabela 
4 mostra os valores de módulo elástico e de tensão a 10 % de 
deformação dos corpos de prova sinterizados com 0% e 15% de 
ibuprofeno. 
Nos ensaios de flexão das amostras sinterizadas com 
diferentes densidades de energia do laser e sem a presença do 
ibuprofeno (P1, P2 e P3), observou-se um aumento significativo 
nos valores do módulo de flexão e da tensão a 10 % conforme o 
aumento da densidade do laser aplicada, ou seja, quanto maior o 
grau de sinterização, mais rígido o corpo de prova. O mesmo 
ocorreu com as amostras contendo o fármaco (PI 1, PI 2 e PI 3), 
ocorreu um aumento do modulo de flexão (da rigidez) com o 
aumento da densidade de energia e do grau de sinterização das 
peças.  
Para os corpos de prova fabricados com ibuprofeno, houve 
um acréscimo nos valores de módulo de elasticidade quando 
comparados com as amostras sem o fármaco. Provavelmente o 
fármaco esta auxiliando em uma maior absorção do laser pelo 
corpo de prova, elevando o grau de sinterização, como já visto 
nas micrografias, e consequentemente aumentando as 









Figura 31. Curvas de tensão versus deformação dos corpos de prova 







Tabela 4. Propriedades mecânicas da policaprolactona sinterizada com 
diferentes densidades de energia em ensaios de tensão versus 
deformação (n=3). 
Corpo de prova Módulo de flexão (MPa) 
Tensão a 10% 
de deformação 
P1 0,73 ± 0,1 0,14 ± 0,1 
P2 8,51 ± 3,4 0,91 ± 0,4 
P3 14,0 ± 4,2 2,19 ± 0,7 
PI1 1,50 ± 0,5 0,35 ± 0,1 
PI2 16,2 ± 2,4 1,51 ± 0,8 
PI3 48,6 ± 4,8 8,13 ± 1,2 
  
  
 Análises dinâmico-mecânicas foram realizadas a fim de 
investigar as características de viscoelasticidade das amostras. 
As curvas referentes ao módulo de armazenamento (E`) são 
apresentadas na figuras 32. Todos os corpos de prova fabricados 
com e sem fármaco mostram uma diminuição significativa nos 
valores de E` a partir de aproximadamente - 40 °C, valor próximo 
a temperatura de transição vítrea da PCL. Os corpos de prova 
sinterizados com maior densidade de energia do laser (P3 e PI 3) 
tenderam a possuir maiores valores de E` em ambos os casos, 
com e sem fármaco. As amostras P1 e PI 1 apresentaram menor 
valor de E` devido ao seu menor grau de sinterização, o que 











Figura 32. Módulos E` das amostras sinterizadas com: (a) 0% de 
ibuprofeno e (b) 15% de ibuprofeno. 
 
A Tan δ é a relação entre os módulos de dissipação e 
armazenamento (E”/E’). Os valores de Tg foram obtidos a partir 
dos gráficos de Tan δ em função da temperatura (figura 33), 
quando Tan δ apresenta seu valor Maximo, entre - 40 e - 30 oC. A 
presença do ibuprofeno não apresentou mudanças significativas 
nos valores de Tg para as amostras estudadas (tabela 5), 
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sugerindo que não há a ocorrência de solubilização e formação 
de interações químicas secundarias (ligações de Van der Waals, 
dipolo-dipolo ou ligações de hidrogênio) importante entre o 







Figura 33. Tangente de perda (tan δ) dos corpos de prova sinterizados 
com: (a) 0% de ibuprofeno e (b) 15% de ibuprofeno. 
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Tabela 5. Valores de temperatura de transição vítrea (Tg) para as 
amostras sinterizadas com e sem ibuprofeno. 









Na figura 34 são apresentados os perfis de liberação do 
ibuprofeno das amostras sinterizadas com diferentes densidades 
de energia do laser. O ensaio foi realizado durante 1540 minutos 
em solução tampão fosfato (pH 7,2) a 37 °C, a quantidade de 
fármaco liberada durante o ensaio foi de 60%. 
 
 
Figura 34. Perfis de liberação do ibuprofeno. 
 
De acordo com os perfis apresentados na figura 34, para 
ambos os corpos de prova ocorreu uma liberação não-linear em 
relação ao tempo e demonstraram diferença na quantidade de 
fármaco liberado para cada matriz. A taxa de liberação e a 
porcentagem total de fármaco liberado estão associadas às 
diferenças no processo de sinterização, a erosão e a 
irregularidade da granulometria do pó de PCL. 
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Para a análise do mecanismo de liberação do ibuprofeno 
nas amostras de policaprolactona foram considerados os 
modelos matemáticos de Higuchi e Lei das Potências, estas 







Figura 35. Gráficos provenientes da aplicação de: (a) Higuchi e (b) lei 
das Potências nas amostras de PCL com ibuprofeno. 
 
Analisando as curvas apresentadas na figura 35 podem-se 
obter os parâmetros cinéticos da liberação do ibuprofeno 
87 
 
apresentados na tabela 6. A partir do coeficiente de correlação (r) 
foi escolhido o melhor modelo matemático para definir o perfil de 
liberação do ibuprofeno. 
 
 
Tabela 6. Resultados obtidos através das curvas referentes à Higuchi e 
Lei das Potências. 
Corpo de prova Higuchi Lei das Potências 
 r               k n               k 
PI1 0,87792     
0,02577 
0,3656       
0,95602 
PI2 0,87981     
0,02320 
0,3368       
0,95801 
PI3 0,93295     
0,02370 
0,3507       
0,98490 
Higuchi: Mt/M∞ = k t
1/2
 (k é a constante de difusão e r é o coeficiente de 
correlação); Lei das potências: Mt/ M∞ = kt 
n
 (Mt é a quantidade de 
fármaco liberado no tempo t e M∞ é a quantidade de fármaco liberado 
no t∞, k é a constante cinética e n é o expoente de liberação). 
 
A equação da Lei das Potências tem a finalidade de 
identificar a possível cinética de liberação de um sistema ou 
auxiliar na confirmação dos resultados já analisados. Os valores 
de n para as amostras, expressos na tabela 6, ficaram muito 
baixos, menores que 0,45, podendo indicar que a provável 
cinética de liberação do ibuprofeno das amostras de PCL é 
Fickiana, ou seja, ocorre por difusão. Porém analisando os 
valores de r estes resultados indicam que o mecanismo que rege 
a liberação do ativo não é somente a difusão, pois a correlação 
para equação de Higuchi é inferior a 0,95. Também não é uma 
associação de erosão e difusão, caso fosse os valores e n (lei 
das potências) seriam entre 0,5 e 1,0. Provavelmente outros 
fatores estão associados, como por exemplo, a formação de 
reservatórios de fármaco nos poros fechados da matriz. 
 
 
Resumo dos Resultados 
 
Com o intuito de apresentar um resumo das observações 
feitas anteriormente sobre a influência individual de cada 
condição nas propriedades analisadas, foram gerados gráficos 
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de efeitos principais. Os gráficos gerados relacionam a 
cristalinidade, módulo de flexão e Tg com as variáveis:: 
densidade de energia do laser e proporção de ibuprofeno. 
Como as amostras com ibuprofeno aquecem mais por 
causa da absorção do ibuprofeno no comprimento de onda do 
laser de CO2, consequentemente possuem uma taxa de 
resfriamento mais alta proporcionando um menor tempo para o 
arranjo molecular aumentando assim a porcentagem de fase 
amorfa nas amostras com o fármaco (figura 36). O mesmo ocorre 
com relação a densidade de energia do laser, maior densidade 
acarreta em um maior grau de sinterização e consequentemente 




Figura 36. Influência na % de cristalinidade com a variação da 
porcentagem de ibuprofeno e densidade de energia do laser. 
 
 
Tanto a presença do fármaco, quanto o aumento da 
densidade de energia do laser contribuíram para um acréscimo 
do módulo de flexão (figura 37). O ibuprofeno absorve muita 
energia do laser e converte em calor aumento o grau de 





Figura 37. Influência no módulo de flexão com a variação da 
porcentagem de ibuprofeno e densidade de energia do laser. 
 
Na figura 38 pode-se observar que a variável densidade de 
energia afetou mais a Tg do que a porcentagem de ibuprofeno. 
 
 
Figura 38. Influência na Tg (°C) com a variação da porcentagem de 






6. CONSIDERAÇÕES FINAIS 
 
A utilização dos conceitos referentes à metodologia de 
projeto contribuiu de forma significativa para estabelecer as 
necessidades e os requisitos do produto desejado, o que permitiu 
a seleção do polímero e fármaco que melhor atenderiam aos 
requisitos necessários. 
Através das micrografias obtidas por microscopia eletrônica 
de varredura pode-se constatar que os corpos de prova 
apresentaram homogeneidade estrutural, poros interconectados 
distribuídos nas estruturas e diferentes graus de sinterização 
entre os corpos de prova. 
Os difratogramas de raio-x realizados nos corpos de prova 
sinterizados com ibuprofeno em maiores densidades de energia 
do laser (PI 2 e PI 3) apresentaram menor grau de cristalinidade 
(maior fase amorfa) que os corpos de prova sem o fármaco (P 2 
e P 3), fato que pode ser atribuído a uma maior taxa de 
resfriamento causada pelo maior aquecimento da mistura 
PCL/ibuprofeno gerada pela absorção de energia do laser pelo 
fármaco. 
O ensaio de flexão para obtenção das curvas de tensão 
versus deformação apresentou valores de módulo de flexão 
maiores para os corpos de prova sinterizados com maior grau de 
sinterização, um acréscimo nos valores de rigidez também foi 
observado comparando as amostras com e sem ibuprofeno, 
ficando os valores mais elevados nos corpos de prova com o 
fármaco devido ao aumento do grau de sinterização. 
A presença do ibuprofeno apresentou mudanças 
significativas nos valores de Tg para as amostras, sugerindo que 
não há a ocorrência de solubilização e formação de interações 
químicas secundarias significativas (ligações de Van der Waals, 
dipolo-dipolo ou ligações de hidrogênio) entre o fármaco e a 
matriz de PCL. 
Os resultados das análises pelos modelos matemáticos de 
Higuchi e Lei das Potências indicam que o mecanismo que rege 
a liberação do ativo não é somente a difusão, pois a correlação 
para equação de Higuchi é inferior a 0,95. Também não é uma 
associação de erosão e difusão, caso fosse os valores e n (lei 
das potências) seriam entre 0,5 e 1,0. Provavelmente outros 
fatores estão associados, como por exemplo, a formação de 
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reservatórios de fármaco nos poros fechados da matriz. 
O desenvolvimento de dispositivos de PLC com liberação 
de ibuprofeno por SLS mostrou ser possível, permitindo 
identificar a influência da presença do fármaco na formação da 
microestrutura e grau de sinterização da matriz PCL. O perfil de 
liberação do ibuprofeno da matriz PCL preparada por 
sinterização seletiva a laser sugere que este dispositivo poroso 
pode ser utilizável em aplicações de regeneração óssea quando 
se necessita de um controle do fenômeno inflamatório inicial, 
após implantação, uma vez que a liberação do fármaco é 






















7. SUGESTÕES PARA TRABALHOS FUTUROS 
 
 Analisando os resultados obtidos vê-se a necessidade de 
aprimorar algumas etapas de desenvolvimento, assim deixam-se 
listadas abaixo algumas sugestões para trabalhos futuros 
visando a continuidade dessa linha de pesquisa: 
 
 Aprimorar o sistema de moagem para obtenção de um 
maior rendimento durante o processo e obter tamanhos 
de partículas menores; 
 Analisar outras alternativas de deposição do pó no 
processo de SLS; 
 Melhorar o sistema de controle de temperatura da SLS; 
 Aprimorar o sistema de controle da espessura de camada 
no processo de sinterização; 
 Investigar o mecanismo de liberação do fármaco a partir 
das amostras extrudadas; 
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